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カーファンクションを補助する AFO としては、底屈制動 AFO が挙げられる。
底屈制動AFOは直接的には荷重応答期のヒールロッカーを補助する役割を果た
すが、継続的な使用によりアンクルロッカーの改善が報告されている 12,13)。 





 具体的には、底屈制動 AFO を使用することによる運動制御変化として、以下
の 3 点を検証し、それぞれの関係性を考察することにより、底屈制動 AFO が片
麻痺者の運動制御にどのような影響を及ぼしているか明らかにする。 
 
1）底屈制動 AFO 使用時の歩行パラメータ 
2）底屈制動 AFO 使用時の非麻痺側下肢の代償的筋活動と歩行周期の時間因子 


















































































ている時間の歩行周期に占める割合を Co-activation index として算出し、10m
を独歩可能な片麻痺者 30 名と健常対象者 15 名（通常の歩行と非常にゆっくり
とした歩行を実施）における歩行中の立脚期の Co-activation index を算出した。









































COG の位置エネルギーと運動エネルギーの変換効率は、Cavana ら 15-25)が報













𝐸𝑘.f=1/2𝑚𝑉f2     [2-1] 
𝐸𝑘.v=1/2𝑚𝑉v2    [2-2] 
𝐸𝑝=𝑚gSv          [2-3] 
𝐸𝑡o𝑡=𝐸𝑘.f+ 𝐸𝑘.v+ 𝐸𝑝        [2-4] 
但し、m は身体質量、g は重力加速度(9.8m/s2)である。𝐸𝑘.𝑦は水平速度の 2 乗
に比例するので、𝐸𝑘.𝑦の最大値と最小値は Vfと同じ局面で出現する。Vv は COG










𝑊f=ΣΔ𝐸𝑘.f        [2-5] 
𝑊v=ΣΔ (𝐸𝑘.v+𝐸𝑝)       [2-6] 
𝑊ext=ΣΔ𝐸𝑡o𝑡        [2-7] 
但し、Δ はエネルギーの増加量である。これらの外的仕事を時間で除すことに





%recovery＝（│𝑊v│+│𝑊f│-𝑊ext）/（│𝑊v│+│𝑊f│）× 100   [2-8] 
  




































Brunnstrom recovery stage（略称：BRS） 
脳血管障害による運動麻痺の段階的評価法で BRSⅠ～Ⅵの順序尺度で表す。
BRS 上肢、手指および下肢に共通した尺度の基準を表 2-1 に示す。  
 















ついて調査し、BRS は本邦の 241 施設中「必ず使用している」と「時々使用し
ている」を合わせると、80％以上の施設で使用されており、本邦での使用頻度
は非常に高い 27)と報告されており、今日でも運動麻痺の代表的な評価指標の一
つである。また、麻痺肢の回復度を BRS により評価し、3 ヶ月以内に積極的な























高い。評価は順序尺度で、下肢 FMA の評価（表 2-2）に関しては各課題に対し
て「0（無・不可）」「1（不十分）」「2（有・十分）」の 3 段階で評価する。  
 


















表2-3 modified Ashworth scale30) 
 
0 ：筋緊張増加なし  






2 ：はっきりとした筋緊張の増加あり  
全可能範囲で受けるが、容易に動かせることが可能である  
3 ：かなりの筋緊張増加あり  
他動運動は困難である  





























遊脚期はさらに細かな相に分けられる。立脚期は 5 つ、遊脚期は 3 つの相に分
けられ、それらすべてで 3 つの役割を果たす（図 2-2）。この 3 つの機能的役割
を果たす時期（時間構成の区分）と相について表 2-5 に、機能的役割の時間的









表 2-4 各相の略語 31) 
略語 定義 日本語訳 
IC Initial contact 初期接地 
LR Loading response 荷重応答期 
MSt Mid stance 立脚中期 
TSt Terminal stance 立脚終期 
PSw Pre-swing 前遊脚期 
ISw Initial swing 遊脚初期 
MSw Mid swing 遊脚中期 




表 2-5 機能的役割と時間区分と相 
機能的役割 時間構成の区分 相 
荷重の受け継ぎ 両脚支持期 1 IC、LR 
単脚支持 単脚支持期 MSt、TSt 






図 2-3 機能的役割の時間的割合 31) 
 
 機能的役割としての荷重の受け継ぎは、時間構成の区分では最初の両脚支持
期で起こる。この最初の両脚支持期を両脚支持期 1 と呼ぶ。対応する相は IC と
LR である。この時期は、床への足接地により短時間に激しい床反力が生じる。
その衝撃を吸収する足関節周りの筋として、前脛骨筋が強く収縮（遠心性収縮）




 機能的役割としての遊脚期の脚の前方移動は、遊脚期と両脚支持期 2（2 回目
の両脚支持期）に起こり、対応する相は PSw、ISw、MSw、TSw となる。PSw








2.4 装具の概要 31-34) 
  















































Academy of Orthopadeic Surgeons：AAOS) による分類法が一般化しつつある。 
 
 
表 2-6 装具の分類 
法制度的分類 目的別分類 機能的分類 部位分類 
治療用 固定 動的 上肢 
更生用 矯正 静的 体幹 
 予防  下肢 
 免荷   
 治療用   






AFO は AAOS による分類では、下肢装具に属し、足関節の動きを制御するこ
とを目的としている（表 2-7、図 2-4）。 
  
表 2-7 AAOS による下肢装具の分類 
装具の名称 特徴 
骨盤帯長下肢装具  










































 タイプ B は底屈方向と背屈方向の両方の動きを制動する AFO で、最も一般的










 タイプ D は、もっとも自由度の大きい AFO で、底屈方向には制動をかけな
がら働き、背屈方向には自由に動く AFO である。これらの AFO は底屈方向の
制動の大きさと制動がかかり始める角度を対象となる片麻痺者の歩行状態に合
わせて調整することが可能である。このタイプ D の AFO を底屈制動 AFO と呼



































この底屈の動きに制動をかけるタイプ B とタイプ D の AFO では、AFO が背屈
筋の遠心性収縮の補助を行って、徐々に底屈しながら足底接地を行う。底屈角






屈方向の動きに対して角度制限するタイプ A では、AFO によって過剰は背屈を
防止できる。背屈方向の動きに制動をかけるタイプ B では、AFO の制動を調整
すれば適度な撓みによって底屈筋の遠心性収縮を保持することができる。足関




 正常歩行では、この時期に再び足関節が底屈する。すべての AFO で底屈に対
















ここでは、代表的な底屈制動 AFO である Gait Solution の機能（図 2-7）と
先行研究の報告から Gait Solution の効果と特徴について紹介する。 





















































時間因子、非麻痺側下肢筋の同時収縮指標の 2 点である。  
その主題となる片麻痺者を被験者とした実験方法として、シングルケースデ























3.1.3 対象とした被験者  
 




3.1.4 研究方法  
 
歩行路は 10ｍの平地歩行にて行い、メトロノーム（Metronome for Windows：  
フリーソフトウェア）を用いて 10steps/min刻みでケーデンスをペーシングし、
ケーデンス 70 から 110 までの 5 条件を、1 条件につき 6 試行、計 30 試行記録
した。歩行開始時および終了時は、過渡期で歩行が安定していないため、歩行
開始 4 歩目以降で歩行終了 4 歩前以前のデータを採用した。本実験では 1 試行
で 1 歩行周期のデータを収集した。  










ン社製：マイオリサーチ XP）を使用し全波整流化の後、Microsoft Office Excel 
2007 を使用し、平均化の時間を 0.2 秒間として移動平均処理を行い、1 歩行周
期の移動平均最大値を 100%として換算し正規化した値（% of Max      
EMG：%TA、%GC）を求めた。 
歩行周期内の TA と GC の相対的な筋活動を経時的に把握するには、動筋・拮
抗筋を 1 つの単位として捉える必要があり、その方法として、
Agonist-Antagonist EMG Ratio Method を用いて%TA を縦軸、%GC を横軸に
とった相関図 41,42)である、TA-GC correlationgram（図 3-1）を作成した。TA-GC 
correlationgram は 1 歩行周期全体、両脚支持期 1、単脚支持期、両脚支持期 2、
遊脚期についてそれぞれ時間軸を正規化し作成した。また、 TA-GC 
correlationgramは%TAと%GCの両成分が高い右上の領域であれば同時収縮傾
向であると判断するため、同時収縮指標として式 3-1 のように表現した。 
 






















 底屈制動機能を有さない AFO を日常的に使用している、維持期の片麻痺者 3
名とした（表 3-1）。 
 
表 3-1 被験者の基本情報 
  Case1 Case2 Case3 
性別 女 男 男 
年齢(年) 33 58 37 
病名 脳梗塞 脳出血 脳出血 
麻痺側 左 右 右 
罹患期間（月） 20 112 28 
下肢 BRS Ⅲ Ⅳ Ⅳ 
下肢 FMA 9（41％） 18（82％） 20（91％） 
下腿三頭 MAS 2 2 1 
歩行レベル 屋内見守り 屋外自立 屋外自立 
既存 AFO 金属支柱付 AFO 
（底屈制限・背屈遊動） 
タマラック AFO ORUTOP AFO 
身長(cm) 160 172 175 
体重(kg) 57 74 75 
BRS：Brunnstrom recovery stage; 
FMA：Fugl-meyer assessment; 















得た上で、3 週間後に底屈制動 AFO 使用下で同様の歩行計測を再度行った。 
 比較検討の組み合わせを次のように位置付けた。底屈制動 AFO 適合時の歩行
変化（以下、PF-AFO 適合時変化）として、①既存 AFO と②PF-AFO 適合初
日の比較とした。底屈制動 AFO の適合および 3 週間の継続使用による歩行変化
（以下、PF-AFO 継続変化）として、①既存 AFO と③PF-AFO 適合 3 週後の
比較とした。底屈制動 AFO を適合した上での底屈制動 AFO を継続使用したこ
とによる歩行変化（以下、PF-AFO 適合後変化）として、②PF-AFO 適合初日





























制動 AFO 使用下にて十分な歩行練習時間を設けた。 
三次元動作解析は 7 m 50 cm の平地歩行路にて行い、片道ずつ 1 条件につき
6 試行行った。歩行計測においては、定常状態を抽出するために歩行開始後の 4 
ステップ以降を対象とした。計測機器は、歩行路の周りに 6 台の赤外線カメラ
を装備した三次元動作解析装置（Vicon Motion Systems 社製：VICON-MX）
と縦 600 mm×横 400 mm の床反力計（AMTI 社製：OR6-7）4 枚とした。マ
ーカーには反射マーカーを使用し、装着位置は、左右それぞれの肩峰、大転子
と上前腸骨棘を結んだ線上の大転子から 1/3 の点、膝関節裂隙外側中央、外果、
第 5 中足骨頭、踵部、上前腸骨棘、上後腸骨棘の合計 16 点とした。 
身体座標データは、赤外線カメラから VICON データステーションに取り込
まれ、三次元座標へと変換した。同時計測された床反力計データは、サンプリ
ング周波数 120 Hz で A/D 変換され、動作解析用パーソナルコンピューターへ
取り込んだ。本実験では、計測したデータからVICON のアドインソフトExport 




DIFF GAIT を用いてフィルタリング、生理的な関節位置への変換、COG 位置、
関節角度、関節モーメント、関節のパワーの計算を行った。次に Wave eyes を
用いてExcel 形式に変換し、1歩行周期を基準とした時間軸の正規化を行った。































関する実験スケジュールを図 3-3 に示す。 
 個々の運動制御の変化を縦断的に評価する目的で、シングルケースデザイン
AB 法を採用した。ベースライン期として、既存 AFO で週 1 回の頻度で、3 週
間にわたり動作筋電図（electromyogram：EMG）計測を行った。ベースライン
期の 3 週経過時に PF-AFO を適合し、PF-AFO 介入期としてベースライン期と
同様に週 1 回の頻度で 3 週間 EMG 計測を行った。PF-AFO 介入期では実生活
場面でも PF-AFO を使用した。ベースライン期の 4 セッションについて、ベー
スライン 1 からベースライン 4 とし、PF-AFO 介入期の 4 セッションを PF 初






















 底屈制動 AFO の適合判定は、立脚相に足関節の底屈運動が認められ、被験者
主観として歩きやすくなることとし、そのことを確認した上で初期角度・油圧
の強度設定を行った。歩行の指導は、「麻痺側の踵から接地するように」と口頭
で指示した。底屈制動 AFO 適合初日の計測においては、AFO 変更にともなう
疼痛や転倒などのリスクを回避する目的で、底屈制動 AFO 使用下にて十分な歩
行練習時間を設けた。 
 歩行実験は、前後 3m ずつ助走をとった 10m の平地歩行路にて自由歩行を 6
試行行い、中間 5m 地点の歩行を対象に 1 試行につき 1 歩行周期のデータを収
集した。EMG 測器には Noraxon 社製:TeleMyoG2 を使用し、導出筋は非麻痺側





 EMG 計測のデータ処理は、EMG サンプリング条件として周波数 1,500 Hz
とし、歩行周期の時期を判別する目的でデジタルビデオカメラと同期させた。
サンプリングした RAW データは筋電図解析ソフトウェア (Noraxon 社
製:MyoResearch XP)を使用し、全波整流化の後、Microsoft Office Excel 2010




値 (%of Max EMG:%TA,%CC)を算出し、Agonist-Antagonist EMG Ratio 
Method41,42)を用いて%TA を縦軸、%GC を横軸にとった相関図である TA-GC 









統計解析は、ベースライン 1 から PF4 までの計 8 セッションの 1 歩行周期の
















底屈制動機能を有さない AFO を日常的に使用している、維持期の片麻痺者 5
名とした（表 3-2）。 
 
表 3-2 被験者の基本情報 
  Case1 Case2 Case3 Case4 Case5 
性別 女 男 女 男 男 
年齢(年) 33 37 50 67 65 
病名 脳梗塞 脳梗塞 脳梗塞 脳出血 脳出血 
麻痺側 左 右 左 右 右 
罹患期間（月） 20 28 124 202 44 
下肢 BRS Ⅲ Ⅳ Ⅲ Ⅲ Ⅲ 
下肢 FMA 9（41％） 20（91％） 15（68％） 15（68％） 17（77％） 
下腿三頭筋 MAS 2 1 2 1+ 2 
歩行レベル 屋内見守り 屋外自立 屋外自立 屋外自立 屋外自立 












身長(cm) 160 175 151 164 163 
体重(kg) 57 75 51 68 65 
BRS: Brunnstrom recovery stage; 
FMA: Fugl-meyer assessment; 
















得た上で、3 週間後に底屈制動 AFO 使用下で同様の歩行計測を再度行った。 
 比較検討の組み合わせを次のように位置付けた。底屈制動 AFO 適合時の歩行
変化（以下、PF-AFO 適合時変化）として、①既存 AFO と②PF-AFO 適合初
日の比較とした。底屈制動 AFO の適合および 3 週間の継続使用による歩行変化
（以下、PF-AFO 継続変化）として、①既存 AFO と③PF-AFO 適合 3 週後の
比較とした。底屈制動 AFO を適合した上での底屈制動 AFO を継続使用したこ
とによる歩行変化（以下、PF-AFO 適合後変化）として、②PF-AFO 適合初日




























3.2.3 の底屈制動 AFO 使用時の歩行パラメータに関する研究と同様の手法を用
いた。 
COG の力学的エネルギー算出について Cavana ら 15-25)の方法では、床反力計
から得られる力の成分を積分することで、COG 情報を推定し、この推定値を元
に運動エネルギーを算出している。本研究では、これらの研究を参考に、三次











報の変化から COG 速度を算出する。COG 速度算出の概要図を図 3-6 に示す。
図 3-6-A のように COG 進行方向変位を一階微分することで、図 3-6-C のように
COG 進行方向速度を求める。図 3-6-B のように COG の鉛直方向変位を 1 階微
51 
 








































図 3-6 COG 速度算出の概要図 
 





𝐸𝑘.f=1/2𝑚𝑉f2       [3-1] 
𝐸𝑘.v=1/2𝑚𝑉v2          [3-2] 
𝐸𝑝=𝑚gSv            [3-3] 
𝐸𝑡o𝑡=𝐸𝑘.f+ 𝐸𝑘.v+𝐸𝑝      [3-4] 
 








の高さの最高時点と最小時点で 0 になるため、鉛直方向のエネルギ （ー𝐸𝑘.v+𝐸𝑝）
の振幅は位置エネルギーの振幅と同じ値となる。 






𝑊f=ΣΔ𝐸𝑘.f        [3-5] 
𝑊v=ΣΔ (𝐸𝑘.v+𝐸𝑝)       [3-6] 
𝑊ext=ΣΔ𝐸𝑡o𝑡           [3-7] 
 
但し、Δはエネルギーの増加量である。これらの外的仕事を時間で除すこと






％recovery＝（│𝑊v│+│𝑊f│-𝑊ext）/（│𝑊v│+│𝑊f│）× 100   [3-8] 
  


































































ケーデンスと 1 歩行周期時間の理論値と実測値を表 4-1 に、各ケーデンスで
の歩行周期の時間因子を図 4-1 に示す。ケーデンスの理論値と実測値平均との
差は 0.03 秒以内であった。 
各ケーデンスでの 1 歩行周期に占める期の割合を表 4-2 に、各ケーデンスで
の歩行周期の割合の平均値を図 4-2 に示す。フリードマン検定では、それぞれ
のケーデンスでの歩行周期の割合に統計学的差異を認めなかった。正常歩行の

































70 80 90 100 110 
理論値 1.71 1.5 1.33 1.2 1.09 
実測値 1.72±0.05 1.47±0.06 1.35±0.04 1.19±0.04 1.07±001 
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表 4-2 各ケーデンスでの 1 歩行周期に占める期の割合［%］ 
n＝5 
n＝5 
図 4-2 各ケーデンスでの歩行周期の割合の平均値 
ケーデンス 
期 
70 80 90 100 110 
両脚支持期 1 11.92±2.13 12.30±2.96 11.44±1.78 12.25±1.76 10.47±1.59 
単脚支持期 40.53±3.26 38.60±3.47 39.00±2.24 39.13±2.59 40.34±2.48 
両脚支持期 2 10.36±0.95 12.08±1.60 11.87±1.64 10.81±2.35 10.47±2.49 


























表 4-3 各ケーデンスの同時収縮指標［%］ 
  ケーデンス 
期 
70 80 90 100 110 
1歩行周期 6.61±3.37 6.58±3.20 6.23±3.42 5.66±2.58 5.94±2.82 
両脚支持期 1 4.26±4.19 4.25±4.10 4.33±2.87 4.24±2.28 4.79±3.21 
単脚支持期 11.11±6.90 9.70±5.65 8.97±6.23 7.94±4.10 7.82±3.73 
両脚支持期 2 2.29±2.69 1.83±2.20 1.43±1.41 1.78±2.31 1.89±1.58 




4.1.3 ケーデンスと TA-GC correlationgram の関係 
 
健常者の１歩行周期全体の TA-GC correlationgram の一例を図 4-3 に示す。1
歩行周期全体の TA-GC correlationgram において、TA と GC は相反的な筋活
動となっている。また、ケーデンスが変動しても相反活動の類似性が保たれて
いた。 
健常者の両脚支持期 1 の TA-GC correlationgram を図 4-4 に示す。この時期
の観察肢は、IC と LR の相で、荷重を受け継ぐイベントにあたる。前脛骨筋の
遠心性収縮が強く出現し、床と身体の衝突による衝撃を吸収する。本被験者の




健常者の単脚支持期の TA-GC correlationgram を図 4-5 に示す。この時期の




ケーデンスが変化しても TA・GC の相反活動の類似性が保たれていた。 





まり、機能的には遊脚期に属す。本被験者の両脚支持期 2 の TA-GC 
correlationgram においても高い%TA 成分と低い%GC 成分が観察され、遊脚期
の準備期であることが伺える。また、ケーデンスが変化しても TA-GC 
correlationgram の類似性が保たれていた。 




変化しても TA-GC correlationgram の類似性が保たれていた。 














ａ）ケーデンス 70          ｂ）ケーデンス 80 
 
ｃ）ケーデンス 90          ｄ）ケーデンス 100 
   
ｅ）ケーデンス 110 



































































































ａ）ケーデンス 70          ｂ）ケーデンス 80 
 
ｃ）ケーデンス 90          ｄ）ケーデンス 100 
  
ｅ）ケーデンス 110 



































































































ａ）ケーデンス 70          ｂ）ケーデンス 80 
 
ｃ）ケーデンス 90          ｄ）ケーデンス 100 
    
ｅ）ケーデンス 110 



































































































ａ）ケーデンス 70          ｂ）ケーデンス 80 
 
ｃ）ケーデンス 90          ｄ）ケーデンス 100 
   
ｅ）ケーデンス 110 



































































































ａ）ケーデンス 70          ｂ）ケーデンス 80 
 
ｃ）ケーデンス 90          ｄ）ケーデンス 100 
   
ｅ）ケーデンス 110 































































































GC% of Max EMG
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4.2 底屈制動 AFO 使用時の歩行パラメータ 
 
底屈制動 AFO 使用時の歩行パラメータの結果を表 4-4 に示す。 
Case1では、PF-AFO適合時変化で有意に変化したパラメータは、立脚期COG
高さのみであった。また、立脚期 COG 高さは PF-AFO 適合後変化で有意差を
認めなかった。歩行速度は、PF-AFO 適合時変化では有意差を認めなかったが、
PF-AFO 適合後変化、PF-AFO 継続変化において有意差を認めた。 
Case2 では PF-AFO 適合時変化で有意差を認めたパラメータは、麻痺側足関
節背屈モーメントピーク値のみであった。PF-AFO 適合後変化、PF-AFO 継続
変化においてはすべてのパラメータで有意差を認めた。 
Case3 では PF-AFO 適合時変化で有意差を認めたパラメータは、麻痺側足関




























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































 全対象者の歩行周期の時間因子の結果を表 4-5 に、時間因子の統計結果を図
4-8 に示す。1 歩行周期の時間因子はベースライン期と比較して PF-AFO 介入期
において非麻痺側両脚支持期 2 の時間が全対象者で有意に短縮した。Case1 は
















表 4-5 歩行周期の時間因子［秒］ 




























































































































































































































          
BL：ベースライン    
Mean(SD)    
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図 4-8 時間因子の統計結果 





PF初 PF初 * *
PF2 PF2 * * *
PF3 PF3 * * *
PF4 PF4 * ** *
BL1 BL2 BL3 BL4 PF初 PF2 PF3 PF4 BL1 BL2 BL3 BL4 PF初 PF2 PF3 PF4
BL1 BL1 * ** ** **
BL2 BL2 * * ** **
BL3 BL3 * * ** **





BL1 BL2 BL3 BL4 PF初 PF2 PF3 PF4 BL1 BL2 BL3 BL4 PF初 PF2 PF3 PF4
BL1 BL1 * *
BL2 BL2 * **
BL3 * * BL3 ** *
BL4 * BL4 ** *
PF初 PF初 * *
























 全対象者の非麻痺側下肢の同時収縮指標の結果を表 4-6 に、非麻痺側同時収




 Case2 は、非麻痺側両脚支持期 2 において PF 介入期で同時収縮指標が減少
した。非麻痺側両脚支持期 2 の TA-GC correlationgram（図 4-10）の観察では、
ベースライン期と比較して PF 介入期では%GC 成分が減少し、同時収縮傾向を
示す右上の領域が減少した。非麻痺側両脚支持期 1、非麻痺側単脚支持期の同時
収縮指標が PF 初～2 で他の時期より優位に高値を示した。 
 Case3 は、PF 介入期で非麻痺側単脚支持期、非麻痺側両脚支持期 2 の同時収
縮指標が減少し、いずれも PF2 以降で統計学的差異を認めた。非麻痺側両脚支










表 4-6 非麻痺側下肢の同時収縮指標［%］ 




























































































































































































































          
BL：ベースライン    




図 4-9 同時収縮指標の統計結果 
BL1 BL2 BL3 BL4 PF初 PF2 PF3 PF4 BL1 BL2 BL3 BL4 PF初 PF2 PF3 PF4
BL1 BL1 *
BL2 * BL2 * ** ** **
BL3 * * * * BL3
BL4 * * BL4
PF初 PF初
PF2 ** * * ** PF2
PF3 * PF3 *
PF4 * PF4
BL1 BL2 BL3 BL4 PF初 PF2 PF3 PF4 BL1 BL2 BL3 BL4 PF初 PF2 PF3 PF4
BL1 ** ** BL1 ** * ** **
BL2 ** ** BL2 * ** **
BL3 ** ** BL3 * ** **
BL4 ** ** BL4 ** * ** **
PF初 ** * * * ** ** PF初 ** **
PF2 * * ** * PF2 ** **
PF3 PF3
PF4 ** PF4
BL1 BL2 BL3 BL4 PF初 PF2 PF3 PF4 BL1 BL2 BL3 BL4 PF初 PF2 PF3 PF4
BL1 BL1 * ** **
BL2 BL2 ** **
BL3 BL3 * ** **
BL4 BL4 ** ** **
PF初 PF初 *
PF2 PF2 * * * * *
PF3 * * * * PF3 *











































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































case1 1.4(0.4) -0.2(1.6) -1.8(0.8) *
case2 -7.0(3.3) -6.5(2.7) -9.5(2.9) *
case3 -0.2(1.6) -2.2(1.4) -2.3(0.7) * *
case4 -0.4(0.3) -0.5(0.3) -0.5(0.1)















case1 0.4(0.9) 0.9(0.5) 1.0(0.6)
case2 4.3(1.0) 5.5(1.6) 6.4(2.4)
case3 3.6(2.7) 3.7(1.2) 5.5(1.5)
case4 -0.3(0.1) 0.8(0.3) 0.8(0.2) ** **















case1 -3.5(0.6) -3.2(0.6) -4.5(0.6) *
case2 -7.6(1.5) -9.3(1.7) -13.0(5.6) *
case3 -7.7(2.6) -6.1(1.2) -8.3(1.2) *
case4 -1.1(0.2) -1.1(0.2) -1.5(0.2) * *















case1 2.9(0.3) 3.9(1.2) 5.5(0.8) *
case2 10.2(1.6) 9.3(1.9) 12.8(2.1) * **
case3 6.2(1.3) 5.5(1.5) 8.1(0.9) ** **
case4 1.5(0.1) 1.4(0.2) 1.7(0.1) * *










 Power-z の変化を表 4-8 に示す。Power-z はすべての相で統計学的有意差を示
す項目があったが、全対象者で変化した項目はなく対象者間でばらつきを認め
た。 


















case1 12.4(2.7) 14.1(2.2) 16.9(0.7) * *
case2 14.6(1.8) 14.2(1.7) 15.2(3.9)
case3 5.8(0.8) 7.1(1.5) 7.9(1.7) *
case4 10.5(1.5) 9.9(1.6) 9.3(0.8)















case1 -5.6(0.3) -6.6(1.3) -6.9(1.3)
case2 -14.5(1.6) -15.8(1.9) -21.7(4.8) ** **
case3 -2.5(1.1) -4.7(1.3) -7.4(1.0) * ** *
case4 -10.1(2.5) -12.6(1.5) -10.3(1.1) *















case1 11.3(1.6) 11.3(1.3) 12.2(0.8)
case2 23.9(0.8) 24.8(2.3) 28.0(4.0) * *
case3 27.3(1.7) 25.4(0.9) 21.5(1.1) ** **
case4 15.4(2.1) 16.4(1.1) 14.6(0.8) *















case1 -19.0(2.3) -18.9(2.4) -22.6(1.2) *
case2 -23.6(2.2) -22.2(1.6) -25.0(3.1) *
case3 -28.8(1.5) -29.3(2.3) -22.9(1.6) ** **
case4 -14.6(0.7) -15.5(0.5) -14.9(1.4)










 Power-ext の変化を表 4-9 に示す。Power-ext はすべての相で統計学的有意差
を示す項目があったが、全対象者で変化した項目はなく対象者間でばらつきを
認めた。 


















case1 13.9(3.1) 13.9(3.8) 15.1(1.0)
case2 7.6(2.9) 7.7(3.5) 5.8(3.5)
case3 5.5(1.0) 4.9(1.9) 5.6(2.2)
case4 10.1(1.6) 9.4(1.3) 8.8(0.7)















case1 -5.3(0.8) -5.7(1.6) -5.8(1.6)
case2 -10.3(2.0) -10.4(1.2) -15.3(3.0) ** **
case3 1.1(14.9) -1.0(1.2) -1.9(1.4)
case4 -10.5(2.5) -11.9(1.6) -9.6(1.0) *















case1 7.8(1.9) 8.0(1.1) 7.7(0.7)
case2 16.3(1.2) 15.5(2.5) 15.0(2.9)
case3 19.6(1.4) 19.3(1.6) 13.2(1.1) ** **
case4 14.3(1.9) 15.3(1.1) 13.1(0.8) *















case1 -16.2(2.6) -14.9(2.2) -17.1(1.4)
case2 -11.8(1.8) -13.0(1.2) -12.2(4.0)
case3 -21.9(1.4) -23.8(2.4) -14.8(0.9) ** **
case4 -13.0(0.7) -14.2(0.5) -13.2(1.3) *


































case1 22.3(5.7) 28.1(7.1) 34.8(2.5) *
case2 55.1(6.9) 56.0(4.9) 62.3(3.9) * *
case3 43.8(14.5) 49.5(5.4) 59.5(6.9) * *
case4 10.2(0.3) 12.5(1.1) 15.5(1.1) * ** **















case1 7.7(9.5) 17.1(15.8) 22.6(7.5)
case2 53.2(14.6) 55.8(9.9) 60.4(7.4)
case3 43.2(21.9) 64.1(12.0) 65.1(13.6)
case4 3.6(2.2) 10.5(2.3) 12.0(1.5) ** **















case1 37.0(5.8) 39.1(4.2) 46.5(4.5)
case2 57.0(3.0) 56.3(3.3) 64.2(6.3) ** **
case3 44.4(11.3) 35.0(3.0) 54.0(2.5) **
case4 16.9(1.1) 14.5(1.7) 19.1(1.3) * **




































男性で約 110steps/min、女性で約 115steps/min といわれている 45)。本実験で
は 10steps/min 刻みでケーデンス 70 から 110 までの 5 条件とし、ケーデンス
110 は健常者の自由歩行を想定し、それ以下のケーデンスは片麻痺者のゆっくり
とした歩行を想定した。ケーデンス規定の精度として、本実験でのケーデンス
の規定による 1 歩行周期時間の理論値と実測値の差は最大 0.03 秒であった。こ















見いだすことができる 46)。TA と GC は拮抗筋関係にあり、随意運動では拮抗筋
関係にある筋を同時収縮させることで、対象となる関節の安定性を保つ役割を










歩行時の TA と GC の同時収縮の観察として、動筋・拮抗筋を 1 つの単位とし
て捉える目的で Agonist-Antagonist EMG Ratio Method を用いて TA-GC 
































痺者 8 名に対して、底屈制動 AFO の継続使用による歩行変化を調査し、初めて





PF-AFO 継続変化においては歩行速度と立脚期 COG 高さの 2 項目のみで差異
を認めた。PF-AFO 適合後変化においては立脚期 COG 高さに有意差は認めら
れなかった。これらの立脚相 COG 高さの変化は、既存 AFO として金属支柱
付 AFO（0 度底屈制限）を用いているために、麻痺側 LR で膝が前方に押し出


























カーが改善される。Cace2、3 の結果から、底屈制動 AFO 使用による麻痺側背







COG 高さの増加は底屈制動 AFO が発生する背屈モーメントによる 1 次的効果
であり、底屈モーメントピーク値、非麻痺側歩幅の向上はアンクルロッカー改






























Case3 では、PF2 以降で統計学的差異を認めた。底屈制動 AFO が直接効力を発




と GC の同時収縮による駆動力調整を行う必要がなくなった結果と考えた。 




Case2 の非麻痺側両脚支持期 1、単脚支持期の同時収縮指標は、PF 初～2 の











ない AFO を利用し生活していたため、PF 初～2 の時期は底屈制動 AFO の使用
経験が少なく、底屈制動 AFO 使用による歩行速度と歩幅の増大などの運動変化
にともない、非麻痺側運動制御を修正する必要があり、PF 初～2 は試行錯誤に














5.4 底屈制動 AFO 使用時の力学的エネルギー 
 
 最も興味深い結果は、底屈制動 AFO 使用後における 1 歩行周期平均
の%recovery 向上であった。底屈制動 AFO は麻痺側のみに装着するため、非麻
痺側には直接影響しないが、麻痺側立脚期平均、非麻痺側立脚期平均の比較で
は、非麻痺側立脚期平均で有意に向上している症例が多かった。また、これら









本実験の結果から、底屈制動 AFO の継続使用によって COG のエネルギー変
換効率が向上することが分かった。その変化は AFO を装着している麻痺側の変
化のみならず、非麻痺側の運動制御が大きく影響している事を示唆し、底屈制








5.5.1 底屈制動 AFO 使用時の歩行パラメータ 
 
・底屈制動 AFO は直接的にはヒールロッカーに寄与するが、3 週間の継続使
用によりアンクルロッカーの改善が確認された。 





化させるためには底屈制動 AFO の使い方を学習する必要がある。 
 
 
5.5.2 底屈制動 AFO 使用時の非麻痺側下肢の代償的筋活動と歩行周期の時間
因子 
 











5.5.3 底屈制動 AFO 使用時の力学的エネルギー 
 




















 底屈制動 AFO が歩行中の身体におよぼす最も特徴的な働きは、IC～LR に制
動をかけながら足関節を底屈させることによって、麻痺側へのなめらかな体重
















































































 底屈制動 AFO 使用時の運動制御変化として、本研究で明らかになった事項を
下記に示す。 
 
1）底屈制動 AFO の 1 次効果として、底屈制動 AFO が発生する背屈モーメン
トに起因して変化する歩行パラメータと、2 次効果としてアンクルロッカーの
改善に起因して変化する歩行パラメータが存在した。底屈制動 AFO の効果を
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